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1  ÚVOD 
Rozvoj nových diagnostických přístupů a zobrazovacích modalit klade poţadavky 
na vývoj komplexnějších metod analýzy obrazů. Jako prvním krokem často bývá 
registrace obrazů, protoţe je potřeba stanovit jednotné prostorové souřadnice. Přes-
nější diagnostika totiţ často vyuţívá kombinace informací z více zobrazovacích 
modalit, jindy je zase nutno sledovat vývoj v čase. Kromě samotné diagnostiky na-
jdou registrační metody své uplatnění i v dalších oblastech, kde se vyuţívá zobrazo-
vacích modalit, jako je například obrazově řízená terapie [1]. 
Registrace obrazů pořízených jednou modalitou (monomodální registrace) můţe 
slouţit k sestavení dílčích obrazů do výsledného obrazu, který přesahuje zorné pole 
zobrazovacího systému. Další moţností je sledování vývoje scény v čase. Jde 
zejména o automatické zpracování videosekvencí nebo dat pořízených s určitým ča-
sovým odstupem. Pokud se scéna v čase mění výrazně, je jiţ potřeba multimodální 
přístup k registraci obrazů. Multimodální metody registrace umoţňují registrovat 
snímky pořízené různými modalitami (například ultrazvukový zobrazovací systém 
a RTG výpočetní tomografie [2] nebo obrazy jedné modality, ale s výraznými změ-
nami ve struktuře nebo jasu (videosekvence při perfuzním zobrazování [3]). 
Registrace obrazů pořízených pomocí ultrazvukových zobrazovacích systémů je 
mnohem náročnější. Je to způsobeno přítomnosti charakteristického šumu (spekle) a 
všeobecně nízkým kontrastem v ultrazvukových obrazech. Výzkum je zaměřen na 
vývoj přesnějších a rychlejších registračních metody pro registraci větších souborů 
dat. Při kontrastním zobrazování pomocí bolusu kontrastní látky je navíc potřeba 
multimodální přístup, protoţe se výrazně mění jas objektů (kontrast) v obraze. 
Zpracování obrazů ze zobrazovacích systémů v oftalmologii jsou jednou z oblastí, 
kde dosáhla registrace obrazů velkého uplatnění. Pro diagnostické účely se uplatňují 
jak monomodální přístupy například pro zvětšení zorného pole zobrazovacích sys-
témů, tak i multimodální metody pro porovnávání obrazů různých modalit. V této 
oblasti byla představena a publikována celá řada registračních metod, ale některé 
problémy stále zůstávají. Jde zejména o nové optimalizační metody, které mohou 
urychlit proces registrace, zvláště u obrazů s velkým rozlišením. Otevřeným pro-
blémem rovněţ zůstává metodika vyhodnocení kvality registrace a srovnávaní jed-
notlivých metod. 
Tato dizertační práce je zaměřena na metody registrace obrazů v ultrasonografii 
a oftalmologii. Jde o dvě odlišné oblasti, ale některé získané poznatky lze uplatnit 
u obou částí. V ultrasonografii se jedná především o registraci obrazů pro perfuzní 
zobrazování. Klíčovým problémem je také hodnocení kvality registrace, které ovliv-
ní další kroky v analýze obrazů. V oftalmologii se jedná o zcela odlišný druh obrazů, 
kdy jsou mnohem výraznější hrany, zřetelné cévní řečiště a další struktury. To slouţí 
jako zdroj významných bodů (hrany, větvení cév), které lze následně pouţít pro re-
gistraci obrazu. Druhá část práce je tak tvořena ukázkami aplikace některých vybra-
ných registračních metod v oftalmologii.   
 6 
2  SOUČASNÝ STAV 
Snímání scény nebo objektu v různém čase, z různých perspektiv nebo pomocí 
různých zobrazovacích modalit obvykle zapříčiní rozdílný souřadný systém v jed-
notlivých snímcích. Pro jejich další zpracování je často potřeba obrazy transformo-
vat do jednoho souřadného systému, tedy provést registraci obrazů[4]. Registrace 
obrazů je tedy jednou ze základních operací v mnoha oblastech zpracování a analýzy 
obrazů, jako je například zpracování satelitních fotografií [5], systémy počítačového 
vidění [6] nebo oblast zpracování medicínských dat [7].  
Vstupem registrace je dvojice obrazů (referenční a registrovaný obraz) a výstu-
pem jsou parametry prostorové transformace pro registrovaný obraz. K nalezení pa-
rametrů transformace se vyuţívá optimalizačních metod, které hledají vhodnou 
transformaci na základě maximalizace/minimalizace podobnostního kritéria. 
Jasové registrace pracují přímo s jasovými hodnotami pixelů obrazů. Prostorová 
transformace mezi obrazy se nachází pomocí tzv. podobnostních kritérií. Pro svou 
jednoduchost se často pouţívá součet čtverců rozdílů (sum square differences - 
SSD) [8, 9]. Pokročilejším kritériem je vzájemná korelace[10] a fázová korelace 
[11-13]. Zřejmě nejčastěji pouţívaným kritériem je vzájemná informace (mutual in-
formation - MI)[13, 14], která je často povaţována za referenční kritérium registrace 
obrazů.  
Detekce významných bodů pomocí různých operátorů a segmentačních technik je 
důleţitá pro druhou skupinu metod registrace. Jako významné body mohou být pou-
ţity jednotlivé izolované body [5], ale také křivky [15] nebo modely povrchů objek-
tů [16]. Dalším krokem je nalezení odpovídajících si bodů a tím stanovení výsledné 
transformace mezi obrazy. 
2.1 METODY REGISTRACE ULTRAZVUKOVÝCH OBRAZŮ 
Registrace ultrazvukových obrazů byla po dlouhou dobu na okraji zájmu 
především díky nízké kvalitě obrazů. Nové ultrazvukové systémy do určité míry 
vylepšily kvalitu obrazu, ale navíc se také stávají stále levnější a dostupnější. Přesto 
je registrace obrazů stále velice náročný problém a dosaţené výsledky jsou 
především ovlivněny kvalitou pořízených obrazů. O náročností registrace 
ultrazvukových obrazů svědčí také to, ţe mnozí autoři při zpracování obrazů zvolili 
manuální registraci, viz [17 - 19]. 
Jedna z prvnich metod pro poloautomatickou registraci ultrazvukových obrazů 
představena v [19] byla zaloţena na manuální segmentaci a následně na registraci 
pomocí korellačního koeficientu jako kritéria. Vyhodnocení dosaţených výsledků 
bylo provedeno pouze subjektivně. 
Zejména v echokardiografii se vyuţívají flexibilní metody registrace, které pak 
slouţí také pro hodnocení pohyblivosti myokardu. Jako model transformace se často 
vyuţívají B-splajny [20]. Metoda vyuţívá SSD jako podobnostní kritérium a 
registrace v sekvencí probíhá průběţně v po sobě jdoucím pořadí. Tento přístup má 
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nevýhodu v podobě šíření chyby registrace v sekvenci. Tento nedostatek autoři v [9] 
odstranili, kde pouţili prostorově časový přístup k registraci. 
Pro sledování pohyblivosti myokardu se velice často vyuţívají metody typu 
„speckle tracking“ (ST). Jedná se o metodu zaloţenou na principu sledování 
interferenčního šumu (speklí). Na základě výpočtu korelace speklí mezi 
jednotlivými snímky v sekvenci je moţné odhadnout směr a rychlost pohybu. 
Metoda se začala aplikovat v klasické echokardiografii. Přehled vyuţití a 
vyhodnocení dosahovaných výsledků je představeno v [21]. Metody lze vyuţít i pro 
rekonstrukci tzv. freehand 3D ultrazvukových obrazů [22]. Kromě těchto 
monomodálních metod byly představeny i některé multimodální metody, které se 
zaměřují na registraci CT a US obrazů. Jako podobnostní kritérium je nejčastěji 
vyuţívaná vzájemná informace (MI) [2]. 
Při perfuzní analýze není nutné registrovat celé obrazy, mnohdy postačuje pouze 
stanovit polohu vybrané ROI pro perfuzní analýzu. Tyto nové aplikace konstrastního 
zobrazovaní v ultrasonografii právě vyţadují rychlejší a přesnější metody registrace. 
S tím souvisí i další problém, coţ je hodnocení kvality registrace. V literatuře je 
hodnocení často provedeno pouze subjektivně. 
2.2 METODY REGISTRACE OFTALMOLOGICKÝCH OBRAZŮ 
V oblasti oftalmologických zobrazovacích systémů se můţe jednat jak o 
monomodální registrace (sledování vývoje nemoci a léčby) nebo multimodální 
registrace (AF a IR, OCT a fundus). Díky relativně vysoké kvalitě oftalmologických 
obrazů a snadno definovaným strukturam v obraze (cévy, optický disk) je vhodné 
pro jejich registraci vyuţít metod zaloţených na detekci významných bodů. 
Příkladem často vyuţívaného algoritmu je Iterative Closest Points (ICP)[23], který 
byl vytvořen pro minimalizaci vzdáleností dvou soborů bodů. 
Další moţností je vyuţití hranových detektorů a deskriptorů pro popisu struktur 
v obraze [24]. Tento deskriptor je pak pouţit pro párování odpovídajících si bodů. 
Další moţností je vyuţít deskriptor pro popis geometrie významného bodu namísto 
jeho jasu. Toho se dá vyuţít především v případě multimodální registrace. Nalezení 
transformace je pak zaloţeno na metodě lineárního programování [25]. 
Mezi hlavní výhody těchto metod patří vysoká rychlost zpracování i velkých 
obrazů a také často moţné multimodální vyuţití. Na druhou stranu, přesnost těchto 
metod je závislá především na přesnosti detekce významných bodů. 
Samozřejmě i v případě oftalmologických obrazů nacházejí uplatnění jasové 
registrace. Mezi nejpouţívanější podobnostní kritéria patří: suma rozdílů kvadrátů, 
vzájemná korelace (korelační koeficient) a vzájemná informace. V případě obrazů 
s velkým rozlišením se také často vyuţívá registračního přístupu s postupným 
podvzorkováním [26].  
Výhodou jasových metod je moţnost dosaţení vysoké přesnosti registrace, ale za 
cenu značných nároků na výpočetní čas. Z tohoto důvodu se metody zaloţené na 
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významných bodech a jaové metody kombinují. Detekce významných bodů pak 
slouţí pro hrubý odhad transformačních parametrů a  tím i pro zmenšení prostoru 
pro vyhledání přesných transformačních parametrů pomocí jasových metod. 
Speciálním případem je registrace pomocí fázové korelace. Jedná se o jasovou 
metodu, kde se vyuţívá Fourierova posuvného teorému. Pomocí něj lze přímo 
stanovit posunutí, v případě transformace do log-polárních souřadnic rovněţ rotaci a 
měřítko [27]. 
3  CÍLE PRÁCE 
Hlavními cíli disertační práce je zejména registrace obrazů v oblasti 
ultrazvukových zobrazovacích systémů. Jednotlivé cíle lze specifikovat jako: 
1. Vývoj metod pro registraci ultrazvukových obrazů v kontrastní 
echokardiografii. Ověření těchto metod i pro ultrazvukové obrazy v 
kontrastním zobrazování i v jiných medicínských oborech. 
2. Vývoj metod, které mohou vhodně prezentovat kvalitu registrace. Jde jak o 
stanovení metodiky subjektivního hodnocení, tak i metod pro objektivní 
vyhodnocení výsledků registrace. 
3. Tvorba ucelené aplikace pro přehlednější a automatizovanou registraci sad 
obrazů. 
Vytvořené registrační metody a postupy mají být zaměřeny zejména na 
zpracování sad obrazů, jde zejména o sekvence pořízené pomocí kontrastní 
ultrasonografie. Tyto velké objemy dat kladou i velké poţadavky na výpočetní 
výkon, takţe se zde nabízí moţnost vyuţití prostředků paralelního programování. 
 
Registrace oftalmologických obrazů tvoří pouze menší část této práce. Jedná se 
především o ověření stávajících metod, zejména pak registrací zaloţených na 
významných bodech.V této oblsti totiţ existuje celá řada metod, které jsou hojně 
vyuţívány v praxi. Nicméně i zde stále probíhá výzkum nových, robustnějších a 
rychlejších metod registrace, které nalézají uplatnění jak v medicíně, tak i v jiných 
oblastech jako je například biometrie. Hlavní cíle v oblasti registrace 
oftalmologických obrazů lze tedy specifikovat jako: 
1. Ověření stávajících metod pro registraci AF a IR obrazů. 
2. Ověření metod registrace obrazů pořízených v různém čase pomocí fundus 
kamery. 
3. Nalezení nových metod a postupů, které povedou na rychlejší a přesnější 
registraci oftalmologických obrazů. 
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4  PERFUZNÍ ZOBRAZOVÁNÍ V ULTRASONOGRAFII 
4.1 VYBRANÉ APLIKACE ULTRAZVUKOVÝCH KONTRASTNÍCH 
LÁTEK 
Ultrazvukové kontrastní látky umoţnily rozvoj nových zobrazovacích metod a 
vyšetření. Hlavní oblastí, ve které se ultrazvukové kontrastní látky rozšířily 
představuje echokardiografie.  
 Jedno z hlavních vyuţití kontrastních látek je zvýraznění rozhraní mezi krevním 
řečištěm a tkání. Toho se dá s úspěchem vyuţít v echokardiografii pro zlepšení 
diagnostiky pohyblivosti myokardu, lepšímu vymezení endokardu nebo pro 
diagnostiku abnormalit na koronárních artériích. Podobným způsobem mohou být 
ultrazvukové kontrastní látky vyuţity i v jiných oblastech, například při 
abdominálním vyšetření. Zde se jedná především zvýraznění některých orgánů, 
artérií nebo patologických tkání. 
Druhou rozvíjející se oblastí vyuţití kontrastních látek je perfuzní zobrazování a 
analýza. Tato oblast je stále v experimentální fázi, ale dosaţené a publikované 
výsledky ukazují na velký potenciál těchto metod při analýze perfůze různých tkání 
(zdravých i patologických). 
Metody perfuzní analýzy pomocí ultrazvukových kontrastních látek lze rozdělit 
do dvou základních oblastí. První z nich je metoda reperfuze (anglicky burst-
replenishment). Při ní se pacientovi zavede průběţnou infúzi kontrastní látka, tak 
aby se její koncentrace v krevním řečišti ustálila. V určitém okamţiku se do tkáně 
vyšle ultrazvukový puls s velkým mechanickým indexem, který v definované oblasti 
způsobí destrukci mikrobublinek kontrastní látky. Poté se skener opět přepne do 
reţimu snímání (nízký MI), zaznamenává se sekvence obrazů, kdy dochází k 
opětovnému naplnění oblasti kontrastní látkou, a následně se tato sekvence dat 
analyzuje. Reperfuzní křivka získaná po destrukci mikrobublin můţe být 
nejjednodušeji modelována jako exponenciální funkce. 
Druhou oblastí jsou tzv. metody rychlého bolusu (anglicky fast bolus), někdy také 
označovaná jako metoda sledování bolusu (anglicky bolus-tracking). Při těchto 
metodách je do krevního oběhu pacienta vstříknut definovaný objem (bolus) 
kontrastní látky a je zaznamenávaná sekvence obrazů. Perfuzní křivka je následně 
extrahovaná z analyzované oblasti zájmu. Analýzou perfuzních křivek lze 
odhadnout několik semikvantitativních parametrů tkáně, například maximální 
intenzitu (peak-intensity), plocha pod křivkou (area under curve - AUC), čas 
dosáhnutí maximální intenzity (time-to-peak - Tp) a střední doba průtoku (mean 
transit time - MTT) [28]. 
Registrace obrazů v sekvenci je prvním krokem u kaţdé představené perfuzní 
metody. Je to náročný úkol, protoţe v sekvencích dochází k prudkým změnám 
kontrastu v obraze. U metody rychlého bolusu je to to dáno průtokem bolusu 
kontrastní látky oblasí zájmu a u reperfuze zase opětovným plněním oblastí 
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konstrastní látkou po provedené destrukci mikrobublinek (tzv. flash). Vzhledem k 
tomu, ţe u reperfuze je potřeba speciální skener (musí být vybaven módem pro 
flash), tak se dále budeme výhradně metodami rychlého bolusu, které vyuţijeme jak 
prostředek pro získání vhodných testovacích dat, tak i způsob pro vyhodnocení 
kvality registrace obrazů. 
4.2 FANTOM PRO KONTRASTNÍ ULTRAZVUKOVÁ MĚŘENÍ 
Pro ověření navrţených metod perfuzní analýzy a rovněţ pro ověření metod 
zpracování ultrazvukových sekvencí jsme navrhli a sestavili speciální fantom. 
Základem konstrukce tohoto fantomu je vertikálně umístěný dialyzační filtr (F60S, 
Fresenius, Bad Homburg, Německo), viz Obrázek 1. Kapiláry dialyzačního filtru s 
primárním objemem 82 ml simulují vaskulární řečiště. Vzhledem k velkému útlumu 
ultrazvukového vlnění je do pláště filtru vyříznuto akustické okénko, které je 
překryto mylarovou fólií. Pro zapojení filtru byly pouţity silikonové trubičky a pro 
nastavení poţadovaného průtoku bylo pouţito peristaltické čerpadlo (Masterflex 
L/S, Cole-Parmer, Vernon Hills, USA). Pomocí volby průměru a délky jednotlivých 
trubiček můţeme nastavit další důleţité parametry modelu. Jde zejména o objem 
mezi místem vpichu a tomografickou rovinou. Pro přesné dávkování a dannou 
rychlost vstříknutí bolusu kontrastní látky (SonoVue®,Bracco, Itálie) vyuţíváme 
infuzní pumpu (SyringePump NE-1050, SyringePump, Fermiglade, USA). 
 
Obrázek 1: Schéma navrţeného perfuzního modelu. 
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4.3 POROVNÁNÍ PERFUZNÍCH MODELŮ 
Odhad parametrů perfuze (viz kapitola 4.1) z perfuzních křivek je moţné provést 
na základě různých modelů, které popisují analyzovaný systém. Jednotlivé modely, 
které se dělí na matematické (Log-normální, Lagged), kompartmentové (Erlang, 
Gamma) a fyzikální (LDRW) , jsou posány v článku [29]. Autoři se v této publikaci 
zabývali porovnáním jednotlivých modelů. K porovnání modelů vyuţili jen 
koeficientu determinance (  ) a střední kvadratickou chybu (MSE). Je tedy patrné, 
ţe vyhodnotili pouze míru přesnosti proloţení naměřených dat daným modelem, ale 
vůbec nehodnotili, s jakou přesností mohou jednotlivé modely odhadnout důleţité 
perfuzní parametry. 
Abychom mohli specifikovat moţnost pouţití perfuzních modelů jako kritéria pro 
hodnocení kvality registrace, tak jsme se nejprve věnovali vyhodnocení a porovnání 
jednotlivých modelů. Zajímala nás přesnost a také robustnost odhadu důleţitých 
perfůzních parametrů. 
Pro získání vhodných dat s přesně definovanými parametry jsme vyuţili 
perfuzního fantomu, který je představen v předchozí kapitole. Na pouţité 
peristaltické pumpě jsme nastavovali jednotlivé rychlosti průtoku (FR = 220, 140, 
100, 56 a 25 ml/min), bolus jsme aplikovali definovanými rychlostmi (110, 165 a 
220 ml/min). V článku [30] jsme dokázali, ţe vliv těchto rychlostí aplikace bolusu 
při těchto hodnotách FR je na výslednou křivku zanedbatelný.  
 
Obrázek 2: Extrahovaná kontrastní křivka I(t) a příklad pre-kontrastního, kontrastní-
ho a post-kontrastního obrazu v sekvenci. 
Pro kaţdou hodnotu FR a rychlost aplikace bolusu jsme získali ultrazvukovou 
sekvenci o délce asi 180 snímků. Z těchto sekvencí jsme extrahovali perfuzní 
křivky, které představují závislost obrazové intenzity v čase (    ). Na Obrázek 2 
jsou znázorněny snímky z různých fází ultrazvukové sekvence s vyznačenou oblatí 
zájmu (tissue of interest - TOI). Vhodnou transformací lze převést obrazovou 
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intenzitu na jednotky koncentrace. V případě pouţití nízkých koncentrací kontrastní 
látky je tato transformace lineární, ale v našem případě tohle není potřeba provádět, 
protoţe se soustředíme na porovnání jednotlivých modelů pomocí dvou důleţitých 
časových parametrů (Tp a MTT). Hodnoty I jsou bezrozměrné a vyjadřují 
průměrnou hodnotu jasu pixelů v dané TOI. 
Pro nalezení přesných parametrů musíme aproximovat naměřená data jednotlivý-
mi modely. Samotnou aproximaci jsme řešili jako minimalizační úlohu pomocí 
funkce fminsearch v prostředí Matlab (The MathWorks, Inc., Natick, MA, USA) na 
základě střední kvadratické chyby (MSE). Tato minimalizační funkce vyuţívá sim-
plexní algoritmus Nelder-Mead. Výsledkem této optimalizace je nalezení všech pa-
rametrů modelu, který pak co nejpřesněji reprezentuje (z hlediska MSE) naměřená 
data. 
Společný parametr pro optimalizaci všech modelů je AUC. Dalším základním pa-
rametrem pro všechny modely s výjimkou Lagged modelu je časové zpoţdění    
způsobené zpoţděním bolusu mezi místem aplikace a TOI. Často se zavádí chybná 
substituce        , viz [29]. Toto není příliš přesné, protoţe většina modelů vy-
chází z distribučních funkcí rozloţení pravděpodobnosti, které jsou definovány pro 
nezávislé proměnnou        . Proto zavádíme substituci         pro     ; a 
pro      je odpovídající funkce rovna nule. Třetím základním parametrem výchozí 
jas v obraze   , který je způsobem přítomností šumu. Tento parametr jednoduše při-
dává stejnosměrnou sloţku do všech modelů. Všechny modely mají další své dva 
parametry, s výjimkou Lagged modelu, který má další tři parametry. 
 
Obrázek 3: Odhady parametrů pro různé rychlosti průtoku pomocí představených 
modelů (rychlost aplikace bolusu BR = 165 ml/min): (a) krabicový graf jednotlivých 
odhadů MTT, čárkovaně je vyznačená hodnota MTTphysical; (b) krabicový graf 
jednotlivých odhadů Tp, čárkovaně je vyznačená hodnota Tplabeled. 
Zabývali jsme se především vyhodnocením parametrů MTT a Tp. Na Obrázek 3 
jsou prostřednictvím krabicových grafů znázorněny odhady těchto parametrů pomo-
cí jednotlivých modelů pro různé rychlosti průtoku. Jak je patrné z Obrázek 3 a), tak 
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parametr MTT je více závislý na zvoleném typu modelu (vyšší rozptyl hodnot pro 
FR < 220 ml/min) neţ je tomu u hodnot parametru Tp na Obrázek 3 b).  
Tabulka 1: Průměrné hodnoty MTT a Tp získané pomocí aproximace naměřených 
dat jednotlivými modely pro různé rychlosti průtoku při různých rychlostech aplika-
ce kontrastní látky. Vypočtené p-hodnoty  pomocí ANOVA testu jsou uvedeny spo-
lečně s hodnotami MTT získanými pomocí teoretických vztahů na základě fyzikál-
ních parametrů fantomu a průměrné hodnoty Tp určené na základě manuálního 
označení čtyř různých odborníků. 
Rychlost průtoku [ml/min] 220 140 100 56 25 
Log-
normal 
   ̅̅ ̅̅ ̅̅  [s] 10.86±0.82 24.11±2.99 35.06±5.90 60.99±6.11 89.24±5.16 
  ̅̅̅̅  [s] 7.20±0.52 12.28±1.61 15.81±1.27 23.04±0.24 61.35±0.76 
Erlang 
   ̅̅ ̅̅ ̅̅  [s] 9.67±0.10 18.33±1.83 23.93±1.25 38.40±1.05 82.34±1.92 
  ̅̅̅̅  [s] 7.35±0.43 12.89±1.45 16.96±0.91 25.44±0.69 62.78±0.98 
Gamma 
   ̅̅ ̅̅ ̅̅  [s] 9.72±0.15 19.27±1.79 26.10±1.16 41.69±1.86 83.56±3.00 
  ̅̅̅̅  [s] 7.32±0.49 12.45±1.61 15.85±1.53 23.49±0.54 61.96±0.57 
LDRW 
   ̅̅ ̅̅ ̅̅  [s] 10.19±0.41 21.22±2.03 29.39±2.76 48.42±3.26 86.25±3.92 
  ̅̅̅̅  [s] 7.19±0.54 12.19±1.66 15.59±1.36 22.68±0.20 61.28±0.76 
Lagged    ̅̅ ̅̅ ̅̅  [s] 10.59±0.38 22.30±2.33 29.75±1.73 49.97±2.98 93.99±5.41 
Anova 
(prob.) 
MTT 0.0321 0.001 0.0129 0.0001 0.0362 
Tp 0.964 0.871 0.5891 0.0004 0.1448 
Odhadnutá MTTphysical [s] 9.8 15.4 21.5 38.5 86.2 
Odhadnutá Tplabeled [s] 7.1 11.9 15.4 22.4 61.2 
 
Průměrné hodnoty a odpovídající směrodatné odchylky parametrů MTT a Tp pro 
jednotlivé modely jsou uvedeny v Tabulka 1. Tyto hodnoty můţeme porovnat s od-
hadnutými hodnotami MTTphysical a Tplabeled. Hodnota MTTphysical představuje reálnou 
hodnotu střední doby průtoku fantomu vypočtenou na základě teoretických vztahů z 
objemu modelu a dané rychlosti průtoku. Přesnost takto zjištěného parametru je dá-
na především odhadem objemu (35.9 ml) mezi místem aplikace bolusu a pozicí to-
mografické roviny. Tento objem je tvořen objemem proporční primární částí dialy-
začního filtru (24.12 ml) a objemem příslušných hadiček (11.78 ml). Parametr    
Tplabeled vyjadřuje hodnotu mediánu z časů maximální koncentrace, které na křivkách 
vybrali čtyři odborníci. Tyto parametry (MTTphysical a Tplabeled) byly vybrány jako 
referenční údaje pro porovnání přesností jednotlivých perfuzních modelů. 
Kdyţ porovnáme hodnotu MTTphysical s hodnotami MTT jednotlivých modelů, je 
zcela patrné, ţe MTTphysical vychází téměř ve všech případech nepatrně niţší. Je to 
dáno několika důvody, zejména se předpokládá ideální bolus aplikovaný za neko-
nečně krátkou dobu, coţ je v praxi neproveditelné. Dalším důvodem můţe být ne-
přesnost v odhadu objemu. Třetím podstatným důvodem je vliv turbulentního prou-
dění v modelu. Nelze totiţ předpokládat, ţe v celém modelu je výhradně laminární 
proudění, coţ ovlivní pohyb mikrobublinek a tím i výsledné perfuzní křivky. 
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Při analýze jednotlivých modelů zjistíme, ţe log-normální model nám dává vyšší 
MTT pro všechny rychlosti průtoku s výjimkou MTT u Lagged modelu pro 
FR = 25 ml/min, které vychází nepatrně vyšší. Předpokládáme, ţe je to způsobeno 
nekompletní sestupnou částí křivky. Hodnoty získané pomocí log-normálního mode-
lu rovněţ vykazují vyšší směrodatné odchylky. Porovnatelné hodnoty MTT poskytu-
jí Lagged a LDRW modely, ale hodnoty Lagged modelu mají menší směrodatnou 
odchylku. Párový t-test (p = 0.05) potvrzuje, ţe tyto dvě distribuce mají totoţnou 
průměrnou hodnotu (s výjimkou pro nejmenší rychlost průtoku). Modely Gamma a 
Erlang jsou zaloţeny na kompartmentovém modelování a na základě tohoto předpo-
kladu dávají velice podobné výsledky. Toto se potvrdilo (t-test, p = 0.05) pro vyšší 
rychlosti průtoku, pro rychlosti průtoku menší neţ 100 ml/min jsou rozdíly statistic-
ky významné. 
Rovněţ manuálně vybranou hodnotu Tplabeled jsme porovnali s hodnotami Tp jed-
notlivých modelů. Hodnotu Tplabeled jsme zvolili jako zlatý standard a porovnali s 
ostatními modely nejen relativně ale také absolutně. 
Pro vyhodnocení a porovnání hodnot Tp a MTT pro kaţdou pouţitou rychlost 
průtoku jsme pouţili test ANOVA. Z Tabulka 1 je zřejmé, ţe hodnoty Tp pro jed-
notlivé modely jsou statisticky stejné s výjimkou případu pro rychlost průtoku 
56 ml/min. Při analýze hodnot MTT je opět zřejmé, ţe mají vyšší varianci, coţ nám 
výsledky ANOVA testu potvrdily. 
Výsledné srovnání jednotlivých modelů ukazuje, ţe aproximace Log-normálním 
modelem má nejmenší MSE, coţ souhlasí s výsledky autorů v [29], ale zároveň od-
haduje vyšší hodnoty MTT neţ je očekávaná hodnota. Tato chyba je v porovnání s 
ostatními modely vysoká a vyskytuje se u všech rychlostí průtoku. Můţeme tedy 
vyslovit závěr, ţe Log-normální model není příliš vhodný pro perfuzní analýzu, pro-
toţe se vyznačuje vysokou citlivostí parametrů MTT a Tp. Nevýhodu tohoto modelu 
je samozřejmě také vysoká variance odhadovaných výsledků. LDRW a Lagged mo-
dely dávají velice podobné výsledky, nevýhodou Lagged modelu je absence časové 
základny a tedy i moţnosti analýzy Tp. Kompartmentové modely jsou rovněţ pouţi-
telné, ale v některých případech značně zjednodušují měřený systém, coţ můţe vést 
k nepřesným interpretacím výsledků. 
Experimentem jsme rovněţ zjistili, ţe hodnoty parametrů MTT jsou mnohem více 
citlivé k drobným změnám parametrů modelů neţ je tomu u Tp. Hlavní problém 
spatřujeme v sestupné části křivky, kde se i drobné odchylky značně projeví na vý-
sledné hodnotě MTT. Nicméně tyto nedostatky nezabraňují vyuţití modelů pro hod-
nocení kvality registrace obrazů, jak bude vysvětleno dále. Výsledky z porovnání 
jednotlivých perfuzních modelů jsme publikovali v článku [31]. 
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5  METODA REGISTRACE ULTRASONOGRAFICKÝCH DAT 
Registrace ultrazvukových sekvencí pro perfuzní analýzu klade hned několik dů-
leţitých nároků. Nasnímané sekvence zpravidla obsahují aţ stovky snímků, které je 
nutné správně vzájemně registrovat. Metody sledování speklí pouţívané v echokar-
diografii zde nemůţeme pouţít, protoţe výsledné sekvence mají mnohem menší 
snímkovací frekvenci, neţ tyto metody vyţadují. K registraci snímků v sekvence tak 
musíme přistupovat jako k problému registrace dvou snímků. 
Prvním důleţitým kritériem, které vyplynulo z diskuze s lékaři odborných praco-
višť, je poţadavek na relativně malou časovou náročnost výsledného algoritmu. Jed-
ná se zejména o poţadavek pracovníků v onkologii, kde poţadují moţnost komplet-
ní perfuzní analýzy během jedné návštěvy pacienta. Kompletní perfuzní analýza, 
kde je registrace obrazů nezbytným krokem, by měla trvat maximálně několik desí-
tek minut. Od tohoto primárního poţadavku se tak odvíjí volba všech dílčích kroků 
registrace ultrazvukových sekvencí. 
Prvním krokem registrace ultrazvukových sekvencí je filtrace pro potlačení 
speklí. Byla představena celá řada metod pro potlačení speklí a rovněţ bylo ukázá-
no, ţe mají pozitivní vliv na pouţitou kriteriální funkci (např. vzájemná informace). 
Mezi základní metody patří klasická mediánová filtrace, pokročilejší potlačení 
speklí nabízí například filtrace zaloţená na anizotropní difuzi. Dalším krokem před-
zpracování můţe být zvýraznění hran v obraze. Zejména v případě, ţe pouţijeme 
rychlou mediánovou filtraci, následné zvýraznění hran není příliš výpočetně náročné 
a přispívá k lepšímu výslednému tvaru kriteriální funkce. 
Jako podobnostní kriteriální funkci jsme vybrali normalizovanou vzájemnou in-
formaci (NMI - Normalised Mutual Information). Toto kritérium se často vyuţívá i 
pro multimodální registraci a často je označováno jako zlatý standard.  
 
Obrázek 4: Příklady snímků lidského srdce během kontrastního zobrazování s vy-
značenými ROI pro registraci: (a) prekontrastní fáze; (b) kontrastní fáze. 
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Hodnota NMI můţe být vyhodnocována jak v celém obraze, tak jen v určité defi-
nované oblasti zájmu (ROI) obrázku. Tato oblast se vybírá manuálně před samotnou 
registrací tak, aby obsahovaly struktury, které jsou důleţité pro přesný proces regis-
trace obrazů. Například v kontrastní echokardiografii to jsou především srdeční stě-
ny (myokard). Samozřejmě můţeme pouţít i více ROI na jednom snímku, jak je 
ukázáno na Obrázek 4. Zde jsme vybrali především srdeční stěny, které tvoří důleţi-
té struktury pro registraci. Chlopně jsme záměrně vynechali, protoţe jejich pohyb by 
přispíval k nepřesnosti registrace. 
Pro registraci sekvence snímků jsme předpokládali rigidní transformaci. Tento 
předpoklad je dán především poţadavky na rychlost registrace.  Jak se ukazuje, tak 
pro perfuzní analýzu tato transformace poskytuje dostatečně přesné výsledky. Pokud 
to vyţaduje charakter snímků, je samozřejmě moţné vyuţít některou flexibilních 
transformací pro zpřesnění výsledků. 
 
Obrázek 5: Proces registrace snímků v sekvenci. 
Princip navrţené metody pro registraci ultrazvukové sekvence je zobrazen na Ob-
rázek 5. V prvním kroku tohoto registračního procesu rozdělíme originální sekvenci 
na dílčí podsekvence na základě obrazového kontrastu. Díky tomu se v pod-
sekvencích registrují obrázky s podobnými vlastnostmi (jas, kontrast). 
Následuje krok automatického výběru referenčního snímku pro kaţdou podsek-
venci. Ten vţdy vybíráme jako snímek s nejvyšším kontrastem pro kaţdou část. 
Vzhledem k tomuto snímku pak registrujeme zbývající snímky v dané podsekvenci. 
Výsledkem je tedy sada čtyř podsekvencí s registrovanými snímky. Z kaţdé regis-
trované podsekvence vytvoříme průměrný obraz, a ty následně vzájemně registruje-
me. Zde rovněţ je vybrán referenční snímek ten, který má nejvyšší obrazový kon-
rast. Tento přístup nám rovněţ umoţňuje vyuţít paralelního přístupu pomocí multi-
procesorových a/nebo multipočítačových systému. Registrace snímků v sekvenci lze 
totiţ rozdělit na registraci jednotlivých nezávislých dvojic snímků. 
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6  HODNOCENÍ KVALITY REGISTRACE 
ULTRAZVUKOVÝCH DAT 
Základní hodnocení kvality registrace obrazů probíhá na základě subjektivního 
hodnocení jedním nebo více pozorovateli. Pro snadnější a přesnější hodnocení se 
vyuţívá několika přístupů, jakým způsobem se pozorovateli snímky promítají. Mezi 
tyto přístupy nejčastěji patří průhlednost, volba barevných kanálů (šedotónové obra-
zy tvoří sloţky výsledného RGB obrazu), rozdílový obraz (odečtení registrovaného 
obrazu od referenčního), šachovnicové zobrazení a detekce hran. Úkolem pozorova-
telů je odhad chyby transformace v pixelech. Tohle hodnocení vyţaduje určitou zku-
šenost pozorovatele a zpravidla se pro hodnocení vyuţívá několika nezávislých od-
borníku v oblasti zpracování obrazů.  
Vzhledem k charakteru ultrazvukových obrazů a také tomu, ţe ultrazvukové sek-
vence pro perfuzní analýzu obsahují desítky aţ stovky snímků, je subjektivní hodno-
cení nezávislými pozorovateli téměř nemoţná. 
Pro přesné a absolutní vyhodnocení kvality registrace, je potřeba znát přesnou 
transformaci, které máme dosáhnout. Toho lze docílit jen v omezených případech, 
kdy je transformace obrazu zjišťována dalším pozičním systémem nebo je pevně 
dána. K tomuto účelu jsme pouţili měření na fantomu, který je v průběhu měření 
zcela statický a tím můţeme na jednotlivé snímky v sekvenci aplikovat známou 
transformaci. Porovnali jsme klasický registrační přístup (jeden referenční snímek 
pro celou sekvenci bez předzpracování) a naši navrţenou metodu. 
Naše registrační metoda dosahuje maximální průměrné chyby 1.64±1.35 pixelů v 
odhadu posunutí ve směru osy x, 0.83±0.68 pixelů v odhadu posunutí ve směru osy 
y a 0.71°±0.63° v odhadu natočení. U klasického přístupu byly tyto maximální prů-
měrné chyby 15±17.19 pixelů ve směru x, 23.07±8.40 pixelů ve směru y a u natoče-
ní 3.18°± 3.00°. Rovněţ jsme vysledovali, ţe v tomto případě chyba velice závisí na 
volbě referenčního snímku. Nevhodně zvolený snímek, zejména z fáze bez přítom-
nosti kontrastní látky, zcela znemoţní registraci snímků sekvence. 
Hodnocení přesnosti registrace u reálných dat je mnohem obtíţnější. Abychom i 
tato data mohli hodnotit, navrhli jsme metodu hodnocení na základě porovnávaní 
perfuzních křivek. Hlavní myšlenkou této metody pro hodnocení kvality registrace 
je právě vliv registrace na extrahovanou perfuzní křivku a na odhad parametrů. Po-
kud budeme křivku extrahovat z TOI originální nebo nepřesně registrované sekven-
ce, pak bude křivka obsahovat výrazný šum způsobený pohyby mezi jednotlivými 
snímky v porovnání s perfuzní křivkou extrahovanou z přesně registrované sekven-
ce. Tento vliv se projeví také ve zvýšeném rozptylu odhadnutých hodnot perfuzních 
parametrů, jako jsou MTT a Tp pomocí různých modelů. Registrovaná sekvence by 
měla vést na mnohem hladší křivku a odhady MTT a Tp pomocí jednotlivých mode-
lů by měly být podle předpokladu velice podobné. Rovněţ hodnota chyby aproxi-
mace (MSE) bude podle předpokladu mnohem niţší u registrované sekvence neţ u 
té originální (neregistrované).  
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Tyto předpoklady jsme vyuţili pro hodnocení registrace ultrazvukových sekvencí 
pro perfuzní analýzu. Navrhli jsme vyuţít variační koeficient cv parametrů MTT a 
Tp získaných pomocí různých modelů a střední hodnotu µ chyby proloţení MSE 
jako moţné kritérium pro hodnocení kvality registrace. Předpokládáme, ţe přesně 
registrované sekvence vedou na nízké hodnoty cv (to znamená podobné hodnoty 
MTT a Tp u různých modelů) a rovněţ na nízkou hodnotu µ (to znamená nízké 
MSE). Pro odhady MTT a Tp jsme pouţili modely: Log-normální, Erlangův, Gam-
ma, a LDRW. Model Lagged jsme vyloučili, protoţe neumoţňuje odhad parametru 
Tp. 
Následně jsme vyhodnotili cv na fantomových datech, abychom získali určité refe-
renční hodnoty. Hodnoty cv pro parametr MTT se pohyboval od 0.049 do 0.096, pro 
Tp to bylo od 0.0017 do 0.047. Tyto hodnoty jsme rovněţ ověřili na kontrastní sek-
venci epigastrické oblasti s nádorem na slinivce. Vzhledem k charakteru sekvence 
zde nebylo nutné provádět registraci obrazu, protoţe perfuzní křivky z aorty a nádo-
ru šly přesně extrahovat vhodnou volbou oblasti zájmu. Zde jsme rovněţ dosáhli 
porovnatelných hodnot cv pro MTT (u aorty 0.0013; u nádoru 0.046) a také hodnot 
cv pro Tp (u aorty 0.047; u nádoru 0.012). 
 
Obrázek 6: Oblasti zájmu (TOI) pro perfuzní analýzu vyznačené na snímku z kon-
trastní fáze sekvence. 
Tímto způsobem jsme vyhodnotili kvalitu registrace u kontrastní ultrazvukové 
sekvence spouštěné pomocí EKG signálu. Na Obrázek 6 jsou vyznačeny naše TOI 
ze kterých jsme extrahovali příslušné křivky. Jedná se o apikální a střední část myo-
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kardu septa srdce. Tyto oblasti byly vybrány záměrně tak, aby nebyly stíněny další-
mi srdečními strukturami a aby se potlačil vliv útlumu ultrazvuku. Vzhledem k to-
mu, ţe v samotném myokardu se projeví vliv kontrastní látky mnohem méně, neţ je 
tomu u levé komory, je zde nutná přesná registrace jednotlivých snímků. Případné 
pohyby snímků totiţ způsobí chybné vyhodnocení kontrastu v myokardu. 
Perfuzní křivky a odhad parametrů MTT a Tp jsme vyhodnotili nejprve pro origi-
nální (neregistrovanou) sekvenci a následně pro sekvenci registrovanou pomocí naší 
metody. Vyhodnocení sekvence registrované pomocí základní NMI metody s jedi-
ným referenčním snímkem je zcela nemoţná, protoţe jiţ předchozí hodnocení uká-
zaly, ţe tato metoda naprosto selhala. Po registraci celé sekvence pomocí naší meto-
dy jsme opět provedli extrakci perfuzních křivek, odhad modelů a odhad parametrů 
MTT a Tp. 
Pro střední část septa pro originální (neregistrovanou) sekvenci byla hodnota cv 
pro MTT 0.105 a pro Tp 0.067. Po registraci se hodnota cv sníţila pro MTT na 0.030 
a pro Tp na 0.004. Pro apikální část u originální sekvence se nepodařilo extrahovat 
validní perfuzní křivku, kterou by se daly proloţit modely. Po registraci bylo moţné 
extrahovat perfuzní křivku i z této apikální části, hodnota cv pro MTT byla 0.017 a 
pro Tp 0.005. Je zřejmé, ţe jsme dosáhli podobných hodnot jako u perfuzní křivky 
pro střední část septa. 
Je tedy zřejmé, ţe hodnotu variačního koeficientu odhadu MTT a Tp můţeme po-
vaţovat za určitou míru kvality registrace snímků v sekvenci. Dosaţené výsledky na 
reálných datech opět korespondují s předešlými závěry z porovnání perfuzních mo-
delů. Výsledky dosaţené v této kapitole jsme publikovali v článku [32]. 
  
 20 
7  REGISTRACE OFTALMOLOGICKÝCH DAT – VYBRANÉ 
APLIKACE 
Registrace oftalmologických obrazů vede často k metodám zaloţených na detekci 
významných bodů, které představují hrany nebo místa větvení jednotlivých cév. 
Samozřejmě i přes tyto vlastnosti oftalmologických obrazů se i v této oblastí uplatní 
jasové registrace. Mnohdy se tyto dva přístupy také kombinují. Méně náročné meto-
dy, např. fázová korelace, není příliš přesná, ale umoţní přibliţné slícování obrazů. 
U náročnější a přesnější metody pak můţeme více omezit oblast moţných řešení a 
tím dojde k zrychlení celého procesu registrace. 
Jako hlavními zobrazovacími modalitou pro vyšetření sítnice je především fundus 
kamera. Jedná se o záznam obrazu pomocí nepřímé oftalmoskopie. Jako další pou-
ţívané modality jsou laserové skenovací metody. Jednou z nich je Heilderbergský 
retinální angiograf (HRA2©), který umoţňuje provádět angiografická vyšetření flu-
oresceinu a indocyaninové zeleně. 
Právě autofluorescenční obrazy (AF) a infračervené obrazy (IR) okolí optického 
disku jsou vyuţívány mimo jiné pro diagnostiku věkem podmíněné makulární dege-
nerace sítnice nebo glaukomu. Pro registraci těchto obrazů jsme vyuţili metodu za-
loţenou na detekci významných bodů v obraze. Jako významné body slouţí přede-
vším větvení a kříţení cév na sítnici. 
Pro detekci těchto větvení a kříţení jsme navrhli metodu zaloţenou na segmentaci 
cév [33]. První krok představuje předzpracování obrazu, které se zaměřuje přede-
vším na potlačení nerovnoměrného osvětlení scény a filtraci obrazu. Pro potlačení 
nerovnoměrného osvětlení jsme vyuţili metody představené v [34]. Odhad modelu 
osvětlení je proveden na základě rozmazání obrazu průměrujícím filtrem. Pro potla-
čení šumu v obraze jsme vyuţili filtrace zaloţené na anizotropní difuzi. Díky tomu 
došlo k potlačení šumu ve velkých homogenních oblastech, potlačení artefaktu stře-
dové reflexe v IR datech, ale k zachování hran v obraze. Po předzpracování měly 
oba obrazy podobnou strukturu, takţe jsme je mohli snadno segmentovat. 
Segmentované cévy jsme pomocí morfologické operace ztenčení upravili do po-
doby čar o šířce 1 pixel. Detekce pozice větvení pak probíhala na základě sledování 
počtu sousedních pixelu v okně 3x3. Kromě těchto větvení a kříţení jsme detekovali 
také střed optického disku, který následně slouţil pro potlačení významného posunu 
mezi obrazy. Pro nalezení výsledné transformace ze sady detekovaných bodů jsme 
vyuţili algoritmus ICP (iterative closest points). Výsledky jsme porovnali s výsled-
ky volně dostupného programu pro registraci obrazu pomocí významných bodu 
gdbICP (Generalized Dual Bootstrap ICP). Hlavní přínos naší metody je zejména 
v zrychlení procesu registrace a rovněţ v její robustnosti. 
Tento přístup pro detekci větvení a kříţení cév jsme rozšířili a uplatnili také pro 
registraci obrazů pořízených pomocí fundus kamery. Jednalo se o registraci obrazů 
pořízených s delším časovým odstupem pro sledování vývoje onemocnění. Pro de-
tekci větvení a kříţení vyuţíváme banku přizpůsobených binárních filtrů. Pro vý-
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chozí odhad transformace vyuţíváme registraci zaloţenou na fázové korelaci. Regis-
trace pomocí významných bodů slouţí pro zpřesnění výsledku. Metoda byla testo-
vána na sadě dat nemocných pacientech (chyba 1.13 ± 0.57 pixelů) a na datech 
zdravých pacientů (chyba 0.93 ± 1.19 pixelů). To představuje porovnatelné a v ně-
kterých případech i lepší neţ jsou výsledky publikovaných metod. 
Speciálním příkladem registrace obrazů je registrace OCT a fundus dat. Jedná se 
o multimodální registraci, kde je snahou registrace tomografických řezů sítnicí 
(OCT) a obrazu sítnice (obrazy pořízené ve  vzájemně kolmých rovinách). Snahou 
je tedy nalezení přesné pozice OCT skenu ve fundus obrazu. Díky tomu dojde k 
eliminaci pohybového artefaktu a navíc fuze těchto obrazů umoţní další diagnostic-
ké hodnocení pomocí těchto dvou modalit. 
Snímání OCT dat je prováděno laserem postupně po jednotlivých řezech. I přes 
vysokou rychlost snímání se mohou v obraze objevit pohybové artefakty způsobeny 
zejména tzv. mikrosakadickými pohyby. K registraci OCT skenu a fundus obrazu 
vyuţíváme detekce cév, které jsou patrné v obou obrazech. Detekované cévy v OCT 
datech tak tvoří 1D binární signály, které se na základě korelačního koeficientu re-
gistrují na 2D binární obraz tvořený segmentovanými cévami ve fundus obraze. Po-
stup registrace je naznačen na Obrázek 7.  
Tuto metodu registrace OCT a fundus obrazů pod mým vedením představila ve 
své diplomové práce studentka Ing. Petra Podlipná [35]. Metody registrace těchto 
dvou modalit zatím nebyly příliš publikovány,. Nicméně výsledky ukazují, ţe je 
moţné vyhledávat přesné pozice OCT skenu ve fundus obrazech. 
 
 




8  ZÁVĚR 
Disertační práce je zaměřena zejména na metody registrace ultrazvukových sek-
vencí při kontrastním zobrazování. Registrace jednotlivých snímků v sekvenci totiţ 
tvoří první nezbytný krok pro další zpracování a extrakci příslušných perfuzních 
křivek. V této dizertační práci byla navrţena a realizována metoda pro registraci 
jednotlivých snímků v sekvenci.  
Nedílnou součásti registrace jsou také kroky předzpracování, které slouţí k potla-
čení šumu a zvýraznění významných struktur (hran) pro registraci. Pro základní po-
tlačení šumu se ukázal vhodný mediánový filtr. Pokročilejší metodou pro potlačení 
speklí je filtrace zaloţena na anizotropní difúzi, která umoţní vyhlazení homogen-
ních ploch a zachování hran v obraze.  
Významnou části práce je také vyhodnocení kvality registrace. Jedná se o velice 
komplexní problém, protoţe v mnoha případech nelze stanovit přesnou registraci a 
vzhledem k ní porovnávat dosaţené výsledky. Navrţená metoda hodnocení vychází 
ze základních perfuzních modelů, které slouţí pro odhad perfuzních parametrů. 
Hodnocení kvality registrace je zaloţeno na předpokladu, ţe chybně registrované 
sekvence povedou k většímu výskytu šumu na extrahované perfuzní křivce a tím i k 
rozptylu odhadnutých parametrů. Pro ověření této domněnky byly perfuzní modely 
vzájemně porovnány. Odhad perfuzních parametrů (MTT a Tp) a jejich variance pak 
můţe následně louţit právě jako určitá metrika pro stanovení přesnosti registrace. 
Tímto jsou splněny veškeré cíle práce v oblasti registrace ultrazvukových sekvencí. 
V oblasti registrace oftalmologických dat se jednalo především o ověření stávají-
cích registračních metod a postupů. V práci je představeno několik vybraných apli-
kací registrace oftalmologických obrazů. V práci tak byla představena metoda pro 
automatickou detekci větvení a kříţení cév. Poloha těchto kříţení se pak vyuţije pro 
stanovení vzájemné korespondence bodů a odhad transformace pomoci algoritmu 
ICP. Dosaţené výsledky ukazují, ţe přesnost registrace je mírně niţší, neţ je tomu u 
jasových registrací, ale navrţený postup je výrazně rychlejší. 
Speciální případ registrace oftalmologických dat tvoří OCT data a fundus obraz. 
Jedná se o speciální druh registrace, kdy je snaha nalézt pozici OCT řezu ve fundus 
snímku na základě detekce cév. Toho lze docílit segmentací cév a následnou binari-
zací obou obrazů. Jako podobnostní kritérium bylo vyuţito korelačního koeficientu. 
Pomocí úplného prohledávání byla nalezena přesná pozice řezu, kdy se jednalo o 
rigidní transformaci (posun a změna měřítka). Tímto jsou rovněţ splněné veškeré 
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